




























Study on Mechanism and Control of an 
Electrically Actuated Power Assist Suit 
for Walking and Lift-up Motion  







































































Recently, thanks to progress of automation technology, load of people for manual labors are 
drastically reduced. But there still are many kinds of labors that cannot be replaced; lifting 
things and carrying things in narrow places are just two examples of such labors. In addition, 
it becomes a social issue that lack of young workers forces elderly people and weak young 
people to involve in heavy physical labors. To solve this issue, equipments which reduce load 
for healthy young people are desired. Wearable power assist suits draw attention as one of the 
solutions. They are a kind of wearable robot, which alleviates the wearer's load. One of the 
advantages of these suits is that difficulties in environmental recognition and situation 
judgment, which are big challenges in robotics, are cleared by the human wearer. Usual 
industrial robots needs cages which separate humans from robots, but power assist suits do not 
need cages and operate in the same work spaces of humans.  
In this thesis, the author proposes a wearable power assist suit which assists 
non-handicapped people when they are walking and lifting things in places of bad conditions, 
and validates its effectiveness of assist mechanism and control methods by experiments.  
Required conditions for the power assist suit which realize size and weight reduction, easy 
mounting and dismounting, safety, and comfort of the wearer are revealed through theoretical 
considerations and experiments.  
At first, the new frame structure to realize smallness and lightness and the new mechanism to 
secure easiness of mounting and dismounting are considered. The next topic is the control 
methods which give the wearer comfort. 
To assist appropriately, motions of the suit must be in harmony with the wearer's motions. 
For example, when lifting up a heavy thing, if the timing of lifting up is not correct, motion of 
the suit obstructs wearer ’s motion and causes discomfort. Thus, power assist suits must 
identify the wearer's intention beforehand to act at the same time with the wearer. Biological 
signals, for example surface electromyogram signals, are usually used, but it is annoying to 
put sensors for detecting such kind of biological signals. Thus, the author proposes a new 
practical method which estimates the wearer's intention from mechanical signals, not from 
biological signals. An estimation method of wearer's intention from analysis of the wearer ’s 
way of walking is developed. By using this intention estimation in controlling the power 
assist suit, proper assist according to desires of wearers will be realized. Personal adjustment 
for each wearer by an expert must be executed because mechanical signals are different from 
person to person. 
In this thesis, since a teaching method of personal differences to the assist suit by the wearer 
  
is discussed, the wearer can operate the suit alone. A method for switching seamlessly 
according to the wearer's intention between walking assist mode and lifting up assist mode is 
also discussed 
Secondly, outputs of the power assist suit must be appropriate so that it can generate 
comfortable assist. In other words, outputs must be appropriately calculated. Necessary 
torques for both in walking and lifting up operations are derived and switched them 
seamlessly according to the estimation of the wearer ’s intention. 
Finally, the validity of the power assist suit is clarified. A wearable power assist suit has a 
structural defect that its wearer must bear the weight of the suit and the wearer's weight 
apparently increases. There is concern that this weight increase may diminish the effect of 
assist in each action. Therefore, the author evaluates its effectiveness from many points of 
view. For example, by measuring muscle activity by surface electromyogram signals, the 
author assures that necessary muscular power for certain activity weakens when using the 
power assist suit. The author also analyzes components of the breath and obtains a result that 
energy consumption of the wearer is reduced when using the suit. All these results show 
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第１章  
 
緒 論  
 









のデータ (1)によると 2011 年の農業就業人口は約 260 万人で，2007 年の約 312 万人と比
べると 2 割の減少で，65 歳以上の高齢者の割合は 6 割を超えている．また 2010 年の耕
作放棄地は 40 万 ha で，2005 年の 39 万 ha に比して増加している．一方カロリベースの
食料自給率は 2011 年度の 39％に対して，2020 年度の目標値は 50％と大幅な向上が期待
されている．さらに TPP（Trans-Pacific Partnership 環太平洋戦略的経済連携協定）を考
慮して，農業支援の必要性が高まっている．大型の農業機械が入りにくい山間部が多く
国土の狭い我が国が，今まで以上の農業輸出国になるためには，従来の大型の農業機械
化だけでなく， ICT(Information and Communication Technology)や IRT(Information and 












 Fig.1.1 Lifting-up motion 
Fig.1.2 Walking motion 
on inclined rough terrain 




























































Fig.1.4 Partial frame type




































Fig.1.5 Ankle joint movement































(a)Static walking (b)Dynamic walking





COG movement COG movement 











































Fig.1.7 Power augmentation Fig.1.8 Power compensation 
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１．２ 従来の研究  
 
パワーアシストスーツは，近年では 1960 年代に米国 GE 社によって行われたフルフレ
ームタイプの油圧式で質量が 680kg の Hardiman の研究プロジェクト (2)(3)(4 )(5)はじめ，多
くの大学や研究機関で研究されている．  
海外ではカリフォルニア大学において，重量物運搬など軍用強化のため油圧式アクチ
ュエータを用いた BLEEX（Berkeley Lower Extremities Exoskeleton）で高出力を実現して
いる (6)．また，BLEEX の電動アクチュエータ化の研究 (7)もおこなわれている．Lockheed 
Martin 社ではそれを発展させた HULC（Human Universal Load Carrier）を開発している．
HULC は，装着型ロボット脚によって兵士の力を強化し，装着者は重さ約 90 キロの荷物
を楽に運ぶことができる．マサチューセッツ工科大学 (8 )やノースイースタン大学 (8)およ
びミシガン大学 (9)においてもリハビリテーション用の電動下肢の研究がおこなわれてい
る．  
国内では，筑波大学の HAL（Hybrid Assistive Limb） (10)(11)(12)は股と膝関節を支援する
フルフレームタイプの電動式で質量が 12kg の自立歩行支援用 (13)が開発されている．肩
と肘と股および膝関節を支援する電動式で質量が 23kg の介護用 (14)も開発されている．
HAL は，医療福祉分野におけるリハビリテーション支援や，身体機能に障害を抱える
人々の自律動作支援，介護支援，工場等での重作業支援，災害現場でのレスキュー活動




















































研究を進めている (23)．  
また高知工科大学では，障害者や高齢者のリハビリテーション等のために，関節に加
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わる力を測定するのに安価な圧力センサ付きのサンダルを開発している (24)．  
立命館大学発のベンチャー・マンマシンシナジエフェクタズが開発を進めるパワーペ
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第 5 章 パワーアシスト効果の検証実験  















































































 Fig.2.2 Walking and lifting-up motion
(f) Type6(e) Type5(d) Type4(c) Type3(b) Type2(a) Type1 
Fig.2.1 Prototypes
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Type Wearable robot(Electric powered) 
Mass 7.4kg 
Electric motor 
AC servo motor with gear reduction ratio as 1/100 ,




Approximately 2 hours 
(Battery Drive Charged battery DC22.2V) 
Assisting motion Walking and lifting-up motion 






可能となり，2012 年のタイプ 6 では表 2.1 の諸元に示すように 7.4kg まで軽量化された．  














タ 1 の回転軸側は，フレーム 2，フレーム 3，腰フレーム 4 および背面フレーム 5 で構成さ
れたメインフレームに取り付ける．またフレーム 2 とフレーム 3 は，股関節の前後軸回りの
回転の自由度に対応するための受動回転軸 6 を介して取り付ける．腰フレーム 3 および背面
フレーム 5 にはそれぞれ左右方向の調整穴を設けており，この調整穴による調整機構で，メ
インフレームの全幅を装着者の体型に合わせることが可能となる．ベルト 18 は，背面フレ
ーム 5 に取り付けたベルトホルダ 16 と腰フレーム 3 に取り付けたベルトホルダ 17 を介して
取り付ける．ここで，ベルトホルダ 16 とベルトホルダ 17 は上下方向の取り付け高さが異  
 
Table.2.1 Specifications of the power assist suit



































































































































Fig.2.3 Overview of the power assist suit
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なっており，そのためベルト 18 は X 状となり，ベルト 18 のみで装着者の腰部と腹部の両方
をメインフレームに固定することが可能となる．このとき装着者の腰部が直接背面フレーム
5 に触れないようにするために，背面フレーム 5 にはクッション 19 を取り付ける．   
さらにパワーアシスト用電動モータ 1 の固定端側には，フレーム 7，フレーム 8，フレー
ム 9 およびフレーム 10 で構成された下肢アシストアームを取り付ける．フレーム 7 とフレ
ーム 8 は股関節の前後軸回りの回転の自由度を高めることを目的とし，受動回転軸 11 を介
して取り付ける．またフレーム 9 とフレーム 10 も同様に，股関節の前後軸回りの回転の自
由度に対応するための受動回転軸 12 を介して取り付ける．フレーム 8 とフレーム 9 にはそ
れぞれ上下方向の調整穴を設けており，この調整穴による調整機構で，下肢アシストアーム
の全長を装着者の体型に合わせることが可能である．またフレーム 8 にはパワーアシスト用
電動モータを駆動するためのモータドライバ 34 を取り付けている．フレーム 10 には半円状
の受け面 14 を，左右軸回りの回転の自由度に対応するための受動回転軸 13 を介して取り付
けている．この受動回転軸 13 によって受け面 14 が回転動作をすることにより，装着者の大
腿部の動作に対して適切な受け面 14 の角度を与える．この受け面 14 には装着者の大腿部を
固定するために，ベルト 15 を取り付ける．  
最後に，上半身を支える上体アシストユニット周りの構造について述べる．上半身を
支えるために，背面フレーム 3 には上下軸回りの回転の自由度に対応するための受動回
転軸 35 を介して，フレーム 20，フレーム 21，フレーム 22 およびフレーム 23 で構成さ
れる上体アシストユニットを取り付ける．このとき，フレーム 20 とフレーム 21 は前後
















股関節のパワーアシスト用 AC サーボモータは，機械設備のリスクアセスメントマニ  
































を奪わない事が望ましい．そのため本スーツには上体 3 自由度，下体左右各 5 自由度の
計 13 自由度を持たせている．本パワーアシストスーツの自由度を図 2.5 に示す．また図
2.6 から図 2.12 を使ってその詳細を述べる．上体アシストアーム部は装着者の上体回旋
運動を妨げないように，図 2.7 と図 2.8 に示す軸 2 と軸 3 による 2 自由度を有する．ま
た図 2.6 に示す軸 1 の自由度は，上体前傾姿勢により胸当てが前傾姿勢を妨げないため  
Fig.2.4 Soft material
Cushion material
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の自由度である．図 2.10 に示す下体アシストユニット部の軸 5 にはサーボモータが接続
されており，装着者の抗重力方向のアシストを行う．図 2.9 に示す軸 4 の自由度は装着
者の開脚運動，図 2.11 に示す軸 6，軸 7 の自由度は装着者がしゃがみ込みの姿勢を取り
やすくするための自由度である．軸 6，軸 7 を使ってしゃがみこみ時の大腿部の形状変





するため，筋肉の形状変化にカフ部が追従する必要がある．軸 6，軸 7，軸 8 は可能な限
り装着者の自由度を奪わないための回転軸である．  


















































式会社製 SH 71253 のマイコンを採用している．マイコンの制御周期を 20mS とすること
でリアルタイム性を確保するとともに，滑らかな制御を可能とする．  
本パワーアシストスーツには，駆動用バッテリとして，表 2.4 に示すハイペリオン株
式会社製リチウムポリマー電池 LG335-3300-6S を採用する．図 2.14 に，ハイペリオン株
式会社製 HP-LG335-3300-6S バッテリを示す．  
 
Type HP-LG335-3300-6S 
Nominal voltage [V] 22.2 
Rated capacity [mAh] 3300 
Length [mm] 1136.3 
Width [mm] 43.3 
Height [mm] 42.7 
Weight [g] 524 
 
Table 2.4 Specifications of hyperion G  LiPo battery 
Fig.2.14 Hyperion LiPo battery
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AC サーボシステム（モータ＋ドライバ）は，股関節アシストのために図 2.15，図 2.16，
図 2.17 に示すハーモニックドライブシステムズ株式会社製の AC サーボモータ
FHA-14C-100-E200-CE とドライバ HA-680-4-24 を採用する．特徴は，同出力の DC モー
タに比べて，薄型，コンパクトで，精密なトルクを出力できることである．また，図 2.15
は同モータの製品写真であり，図 2.16 に実装時の様子を，図 2.17 にエンコーダの実装













































Item/Actuator model FHA-14C 
Reduction ratio — 30 50 100 
Max. momentary torque N·m 9 18 28 
Max. rotational speed r/min 200 120 60 
Torque 
constant 
100V·200V N·m/A 4.2 7.2 15 
24V N·m/A 0.8 1.4 2.9 






Permissible moment load N·m 75 
Moment stiffness N·m/rad 8X104 
Uni-directional Sec. 120 90 90 






Mass kg 1.2 
(1.3) 
 
Table2.3 Specifications for FHA-14C
Fig.2.16 AC servo motor for hip joint assist Fig.2.17 Encoder of AC servo motor
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Life time 3,000,000 cycles 
(DC28V 0.5A）  
Dielectric resistance AC1000V for 2min. 
Input voltage AC/DC28V max. Operating temperature 
range 
-10℃  - 60℃  































Table2.2 Specifications of switch















































Fig.2.20 Smart phone monitor
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以下に，解析プログラムの表示①から⑦について説明する．  
①時間 [秒 ]を表示する．  
②選択したデータを表示するエリアである．  
③描画された部分のデータをテキストで表示する．  
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装していることで，動作推定から出力トルク量の計算，トルク出力タイミングの決定ま




































































ラメータ化する手法についても述べ，推定結果を実験により検証する．   
 







Fig.3.1 Power assist control method




































に実装されたフットスイッチ（左右の踵と爪先の合計 4 個所）と，股関節を駆動する AC
Double support phase 
Fig.3.2 Stance phase of walking motion
Double support phaseSingle support phase












































































3             5             7             9            11  Time [s]   13
Fig.3.4 Lifting and landing information
Time[s]
Time[s]






の状態を FLH，右爪先の状態を FRT，右踵の状態を FRH とする．足が浮いた状態（離）を
論理 (1)と表し，着地した状態（接）を論理 (0)とする．  
このとき左足の接離状態 FL は，  
ܨ௅ ൌ ܨ௅்		ܽ݊݀		ܨ௅ு         (3.1) 
右足の接離状態 FR は，  
ܨோ ൌ ܨோ்		ܽ݊݀		ܨோு         (3.2) 
と定義できる．図 3.4 に図 3.3 から求めた接離情報を示す．  
次に左右の接離状態 FL，FR の変化点を求め，合成した両脚の変化点状態 F は，  
ܨ ൌ |݀ܨ௅ ݀ݐ	⁄ |		݋ݎ		|	݀ܨோ ݀ݐ⁄ |	        (3.3) 
を定義できる．式 (3.3)の F は，足の接離状態が変化（離→接または，接→離）したとき
のみ論理 (1)となる．図 3.5 に図 3.4 から求めた変化点情報（微分情報）を示す．  
これよりこの変化点での両足の接離状態 PF (左足   右足 ) は，  
ிܲ ൌ ሺܨ௅ ∗ ܨ ܨோ ∗ ܨሻ         (3.4) 
で表すことができる．歩行周期は両足底の（離→接→離）あるいは（接→離→接）の繰
り返しであるので (38)，両足底の接離状態変化を 3 回分確認すると歩行リズムの有無を推
測することができる．  
直近の変化点での両足底接離の状態を  ሺܨ௅0 ∗ ܨ0 ܨோ0 ∗ ܨ0ሻ ，一つ前の変化点での両足
底接離の状態を  ሺܨ௅1 ∗ ܨ1 ܨோ1 ∗ ܨ1ሻ ，二つ前の変化点での両足底接離の状態を  
ሺܨ௅2 ∗ ܨ2 ܨோ2 ∗ ܨ2ሻ とすると，3 回分の両足底接離パターン PF3 は，式 (3.5)で定義できる．  
ிܲଷ ൌ ሾ ሺܨ௅2 ∗ ܨ2 ܨோ2 ∗ ܨ2ሻሺܨ௅1 ∗ ܨ1 ܨோ1 ∗ ܨ1ሻሺܨ௅0 ∗ ܨ0 ܨோ0 ∗ ܨ0ሻ ሿ   (3.5) 
上記 PF3 を図 3.4 の接離変化点に適用すると，  




Fig.3.5 Differential calculation information Time[s]
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[(0 0)(1 0)(0 1)]， [(1 0)(0 1)(0 0)]， [(0 0)(0 1)(1 0)]， [(0 1)(1 0)(0 0)]， [(0 1)(1 0)(0 1)]，  
[(1 0)(0 1)(1 0)] 
反対に「片足のみの運動」や「支持脚無し」は次のパターンで表せる．この場合「足が
交互に着地する」リズムを刻んでいない（非歩行）と推定できる．  






節の屈伸情報について考える．図 3.3 における左右股関節の角度を θL，θR とすると，そ
れぞれの角速度 ωL，ωR は，  
߱௅ ൌ ݀ߠ௅ ݀ݐ	⁄          (3.6) 
߱ோ ൌ 	݀ߠோ ݀ݐ⁄          (3.7) 
となる．図 3.6 に図 3.3 から求めた角速度情報を示す．  
今，角速度 ωL，ωR が閾値 ωA 以上の場合を屈曲運動中とし，閾値 ωB 以下の場合を伸展










        (3.9) 
と 3 値化できる．ただし ωA，ωB は装着者によって決まるパラメータである．図 3.7 に図





























				݀ܯ௅ ݀ݐ				⁄ ݂݅				߱௅ ൐ 0		ܽ݊݀		ܳ௅ ൐ 0
െ݀ܯ௅ ݀ݐ⁄ 				݂݅				߱௅ ൏ 0		ܽ݊݀		ܳ௅ ൐ 0
0										݈݁ݏ݁																												
      (3.10) 
ܳோ ൌ ൝
			݀ܯோ ݀ݐ⁄ 				݂݅				߱ோ ൐ 0		ܽ݊݀		ܳோ ൐ 0
െ݀ܯோ/݀ݐ					݂݅				߱ோ ൏ 0		ܽ݊݀		ܳோ ൐ 0
0										݈݁ݏ݁																													
      (3.11) 
ܳ ൌ ܳ௅		݋ݎ		ܳோ	          (3.12) 
を定義する．Q は，股関節の屈伸状態が変化（屈曲開始または，伸展開始）したときの
み論理 (1)となる．図 3.8 に図 3.7 から求めた微分情報を示す．  
これより屈伸開始点での左右股関節の屈伸状態 Pω(左足   右足 )は，  
ఠܲ ൌ ሺܳ ∗ ܯ௅ ܳ ∗ ܯோሻ         (3.13) 
で表すことができる．歩行周期は左右股関節の，（屈曲→伸展→屈曲）あるいは（伸展→
屈曲→伸展）の繰り返しであるので (38)，左右股関節の屈伸状態変化を 3 回分確認すると
歩行リズムの有無を推測することができる．  
直近の変化点での左右屈伸の状態を  ሺܳ0 ∗ ܯ௅0 ܳ0 ∗ ܯோ0ሻ ，一つ前の変化点での左右
屈伸の状態を  ሺܳ1 ∗ ܯ௅1 ܳ1 ∗ ܯோ1ሻ ，二つ前の変化点での左右屈伸の状態を  
ሺܳ2 ∗ ܯ௅2 ܳ2 ∗ ܯோ2ሻ とすると，3 回分の左右股関節の屈伸パターン Pω3 は，式 (3.14)で定
義できる．  
ఠܲଷ ൌ ሾ ሺܳ2 ∗ ܯ௅2 ܳ2 ∗ ܯோ2ሻሺܳ1 ∗ ܯ௅1 ܳ1 ∗ ܯோ1ሻሺܳ0 ∗ ܯ௅0 ܳ0 ∗ ܯோ0ሻ ሿ   (3.14) 
式 Pω3 を図 5 の屈伸変化点に適用すると，  
[(0 0)(1 0)(0 0)]， [(1 0)(0 0)(0 1)]， [(0 0)(0 1)(0 0)]， [(0 1)(0 0)(1 0)] 
Fig.3.8 Differential calculation information
Time[s]
Fig.3.7 3 Ternary signal
Time[s]




[(0 0)(1 0)(0 1)]， [(1 0)(0 1)(0 0)]， [(0 0)(0 1)(1 0)]， [(0 1)(1 0)(0 0)]， [(0 1)(1 0)(0 1)]，  
[(1 0)(0 1)(1 0)] 
反対に「両足が同じ向きに屈展している運動」の下記のパターンが含まれるとき，「足
が交互に屈伸する」リズムを刻んでいない（非歩行）と推定できる．  
[(0 0)(1 0)(1 1)]， [(1 1)(0 1)(0 0)]， [(1 0)(1 1)(0 1)]， [(0 1)(0 0)(0 1)]， [(0 1)(0 0)(1 0)]，  















定時間を TCONST ，加算時の比例定数を TUP ，減算時の比例定数を TDOWN ，経過時間を t と
すると「歩行割合」W は，  
ܹ ൌ ቊܹ ൅ ௎ܶ௉ ׬ ݀ݐ 											݂݅		ሺ ிܲଷ			݋ݎ		 ఠܲଷ				ܽ݃ݎ݁݁݉݁݊ݐሻ			ܽ݊݀		ሺ ஼ܶைேௌ் ൏ ݐሻ			ܹ－ ஽ܶைௐே ׬݀ݐ 						݂݅		ሺ ிܲଷ		ܽ݊݀		 ఠܲଷ		݀݅ݏܽ݃ݎ݁݁݉݁݊ݐሻ			݋ݎ		ሺ ஼ܶைேௌ் ൐ ݐሻ  (3.15) 
で定義できる．ただし「歩行割合」は「0～100%」（百分率）で管理しており，TUP，TDOWN
や TCONST  は装着者の歩行形態によって決まるパラメータである．パラメータの算出方法
については 3.2.6 項で後述する．  
図 3.9 に，式 (3.15)の計算例を時間経過とともに示した．①③⑤⑥⑦⑧⑨⑩⑪⑬は式
(3.3)，式 (3.12)で論理 (1)となる歩行状態の変化点であり，②④⑫⑭は一定時間計測タイ
マの終了点である．歩行パターンの一致が見られると，一定時間の間，時間経過加減算  






















図 3.10 に前述の 3.2.2 から 3.2.4 で述べた，動作情報から「歩行割合」を算出するアル
ゴリズムをフローチャートにまとめている．前述のように，ここでは 2 種類のタイマを












前述 3.2.4 で示したように，歩行状態の推定には装着者の特徴に合わせたいくつかの  
Time[s]
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ティーチング方式は歩行の推定に必要な式 (3.10)，式 (3.11)の閾値 ωA，ωB や，式 (3.15)
の定数 TCONST，TUP，TDOWN を，図 3.11 に示すような装着者の動作解析データを基に算出
する手法である．まずパワーアシストスーツを装着して平地で 10 歩以上の直線歩行を行
う．この歩行により得られたデータのうち，不安定な前 4 歩分を削除し，残り 6 歩分の
データより下記の値を得る．  
(A) ωＭＡＸ：左右股関節を屈曲側に曲げるときの角速度の極大値，6 歩分の平均値  
(B) ωＭＩＮ：左右股関節を伸展側に伸ばすときの角速度の極小値，6 歩分の平均値  
(C) T6   ：6 歩にかかった時間  
(E2)Calculate 
lifting-landing from 
foot switches and 
flexion-extension 
from hip joint angles 
Start of calculating 
ratio of walking 
estimation 
(E1)Input foot 
























































(A)(B)(C)より，式 (3.16)から式 (3.20)にて歩行推定に必要な設定値（パラメータ）を得る．  
஼ܶைேௌ் ൌ ܶ6 ൊ 4         (3.16) 
௎ܶ௉ ൌ ஼ܶைேௌ்         (3.17) 
஽ܶைௐே ൌ ௎ܶ௉ ൈ 3         (3.18) 
߱஺ ൌ ߱ெ஺௑ ൈ 0.4         (3.19) 










(A) maximum value of angular velocity
(B) minimum value of angular velocity























Fig.3.11 Measuring points of calculating ratio of walking estimation 
T6












検証データの一例として，被験者 A のデータを図 3.13 に示す．歩行距離 L は一定であ
るため，図 3.13 より歩行時間：T，歩数：Ws，歩行割合 100％への到達時間：WTUP，歩
行割合 0％への到達時間：WTDOWN を測定すると，式 (3.21)式 (3.22)により 100％到達にか





























Fig.3.12 An example of walking motion on a model course



































3        |    5        |    7             9   Time [s]  11     |      13



























A 24 7.8 12 0.92 0.60 1.3 3.2 1.0 
B 22 8.4 13 0.86 0.55 0.96 2.5 0.8 
C 23 9.5 15 0.76 0.48 0.92 1.9 0.8 
D 62 17.6 22 0.41 0.33 0.8 1.6 1.4 
E 22 8.4 16 0.86 0.45 0.87 2.9 0.7 
F 22 10.9 15 0.66 0.48 1.16 2.9 1.2 
G 23 11.5 16 0.63 0.45 1.03 2.9 1.2 
H 22 13.1 15 0.55 0.48 1.23 2.7 1.5 
I 59 14.2 16 0.51 0.45 1.38 2.6 1.7 
J 22 10.9 16 0.66 0.45 1.14 2.7 1.1 
K 45 7.0 12 1.03 0.6 1.04 3.0 0.8 
L 22 10.0 14 0.72 0.51 1.05 2.5 1.1 
      Average 2.6 1.1 
 
表 3.1 に 20 歳代から 60 歳代の健常な男性 12 名による検証結果を示す．歩行速度や歩
幅に差があっても，ほぼ 2～3 歩で歩行割合は 0％から 100％に到達し，また 1～2 歩で歩
行割合は 100％から 0％に到達して歩行推定を完了していることがわかる．  
ܵ௎௉ ൌ ܹ ௎ܶ௉ ൈܹݏ ൊ ܶ        (3.21) 
ܵ஽ைௐே ൌ ܹ ஽ܶைௐே ൈܹݏ ൊ ܶ       (3.22) 




Table 3.1 Results of walking estimation on a model course 





































(b) Standing on the right leg alone
(a) Standing on the left leg alone
(c).Both legs squatting

























1        2        3        4        5        6        7
Time [s] 
Time [s] 
1       2       3       4       5       6       7 




































  Fig.3.15 Reverse phase and same phase

































ートに示す．ステップ 81 で股関節角速度を計算し，ステップ 82 で角速度がパラメータ
「持ち上げ屈曲側閾値：ω l f」を越えたことを検出すると持ち上げ動作状態に入ったと推
定する．ステップ 83 でパワーアシストスーツはそのまま持ち上げ動作の開始を待つ．ス
テップ 84 で持ち上げ開始スイッチ (グローブスイッチ )の ON が検出されると持ち上げ  
Fig.3.16 Flowchart of detecting lift-up motion
















中は，ステップ 84，ステップ 85，ステップ 86 によって，開始スイッチによる任意位置
でのアシストの ON/OFF を可能とする．ステップ 87 にて左右どちらかの股関節角度がパ




う．モニタシステムを使って記録したデータが図 3.18，図 3.19 である．図 3.18 (a)にて
左右股関節角速度の平均値がパラメータ「持ち上げ屈曲側閾値：ω l f」(この例では 5deg/s)
を越えたところで，ステップ 82 による持ち上げ確認が ON となる．これとは逆に (c)で
は左股関節角度がステップ 87 によりパラメータ「持ち上げ不感帯：θ ln」 (0°)と判断さ
れるため，持ち上げ確認は OFF に戻る．(b)では持ち上げ推定中にステップ 83 にて開始
スイッチが検出されるため，持ち上げ方向にトルク出力が開始される．図 3.19 (d)にて
一度持ち上げ確認が ON になると， (e)(f)に示すようにステップ 84，ステップ 85，ステ
ップ 86 によって，開始スイッチによる任意位置でのアシストの ON/OFF が可能となる． 
 
  
























































  angle 
Right hip joint
  angle 
Left hip joint
  verocity 
Right hip joint







































































































Double support phase Double support phaseSingle support phase
Fig.4.1 Walking motion














Z directional rated 
capacity 1 [kN] 
Non linearity ≦±1%FS 
Natural frequency ≧2[k Hz](Z-direction) 
Triaxial accelemeter 
Rated capacity X/Y/Z ±2/±4/±8[G] 
Non linearity ≦±0.5%FS 







ック技販株式会社製 M3D-FP フォースプレートを使用している．爪先側の外径が 88 [mm]，
厚みが 12 [mm]である．踵側のフォースプレートの外径は 75 [mm],厚みが 12[mm]の超薄
型であり，靴底に組み込んでも違和感のない厚さと重さである．フォースプレートは爪
先と踵の 2 個所に設置しており，左右合計 4 台のフォースプレートの総重量は 0.95 [kg]
となっている．表 4.1 にフォースプレートに内蔵された Z 軸荷重センサ（max 1 [k N]）
と 3 軸加速度センサの仕様を示す．  
 
4.2.1 両脚支持期に必要なアシストトルク 
図 4.3，図 4.4 がフォースプレートを組込んだ軽量安全靴を装着して計測した歩行開始
時の左右の踵部と爪先部の 4 点の床反力の数値変化である．  
  
Table 4.1 Force sensor and tri axial accelerometer
Fig.4.2 Safety shoes with ground reaction force sensors
Reaction force sensors

























































Moving center of gravity ①Left single support phase 
②Double support phase 
③Right single support phase 





















Moving center of gravity
①Left single support phase 
②Double support phase 
③Right single support phase 

































(With assist the swinging leg
 and the supporting leg）
Double support phase Double support phaseSingle support phase
Fig.4.5 Power assist torques for walking motion
（Without assist）（Without assist）  


















エンコーダより求めた遊脚角度を θ[rad]，片脚の質量を mf[kg]，股関節からの距離 Lf[m]
とすると，片脚の質量 mf をアシストするのに必要なトルク Tf は，  
௙ܶ ൌ ܮ௙݉௙݃ sin ߠ ሾܰ݉ሿ        (4.1) 
で計算できる． [Lfmfｇ ] は比例定数であり，装着者によって決まる固定値である．この









距離を Lh[m]とすると，片脚を除く質量 mh をアシストするのに必要なトルク Th は，  
௛ܶ ൌ െܮ௛݉௛݃ sin ߠ ሾܰ݉ሿ        (4.2) 
となる．遊脚側トルクを正としたため，保持脚トルクは負となる．[Lhmhg]は比例定数で
あり，装着者によって決まる定数である．この値 Th を歩容の状況に応じて与える  








































る最大トルク Th は式 (4.3)，式 (4.4)となる．  
௙ܶ ൌ ܶܯ௠௔௫ sin ߠ ሾܰ݉ሿ        (4.3) 








Fig.4.7 Assist torque for supporting leg
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5 つのパラメータで与え，歩容に合わせて適宜調整することで，装着者にとって違和感





ある．最大出力トルクをパラメータで規定すると，式 (4.3)，式 (4.4)は式 (4.5)，式 (4.6)
となる．  
௙ܶ ൌ ௙ܶ௠௔௫ sin ߠ ሾܰ݉ሿ        (4.5) 
௛ܶ ൌ െ ௛ܶ௠௔௫ sin ߠ ሾܰ݉ሿ        (4.6) 





(4.6)にこの条件を付加すると式 (4.7)，式 (4.8)となる．  
௙ܶ ൌ ቊ ௙ܶ௠௔௫																																					݂݅					൫ߠ ൐ ߠ௙௣൯	
௙ܶ௠௔௫൫sin ߠ ൊ sin ߠ௙௣൯						݈݁ݏ݁																				      (4.7) 
௛ܶ ൌ ቊ ௛ܶ௠௔௫																																					݂݅					൫ߠ ൐ ߠ௛௣൯	
௛ܶ௠௔௫൫sin ߠ ൊ sin ߠ௛௣൯						݈݁ݏ݁																					      (4.8) 
(3) 遊脚戻り角度：θ fb 
屈曲側に振上げられた遊脚は，股関節角度が一定値を超えたところから屈曲を止めて
伸展を開始する．そのためこの時点でアシストを切る必要がある．このアシストを切
る角度をパラメータ「遊脚戻り角度θ fb」とすると，出力トルクは式 (4.9)となる．  





ルクは式 (4.10)，式 (4.11)となる．  
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௙ܶ ൌ ൜0							݂݅					ሺߠ ൏ ߠ௡ሻ	௙ܶ						݈݁ݏ݁																			        (4.10) 
௛ܶ ൌ ൜0							݂݅					ሺߠ ൏ ߠ௡ሻ	௛ܶ						݈݁ݏ݁																			        (4.11) 






























Fig.4.8 Output behavior assist torque for walking motion
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௙ܶ ൌ ቊ ௙ܶ݉ܽݔ						݂݅					
ሺܶ ൏ ௔ܶሻ	
௙ܶ															݈݁ݏ݁																			       (4.12) 
本項では歩行におけるアシストトルクを，装着者に合わせて調整するためのパラメー
タ (1)から (5)を使って，式 (4.3)から式 (4.12)にて定式化する．またパラメータ (1)から (5)
と股関節角度の関係を図 4.8 に纏める．図 4.8 に示すように (A)遊脚開始とともに (B)に示
す (1)遊脚側最大出力 (Tfmax) を (5)加速時間 (Ta) のあいだ出力する．その後出力トルクを
股関節角度に従って， (C)の (2)遊脚側通常使用範囲 (θ fp) を上限に増加する．股関節角度
が (D)の (3)遊脚戻り角度 (θ fb) に達するとアシストを切って (E)保持脚制御の準備に入る．
保持脚では (F)の (2)保持脚側通常使用範囲 (θhp) を上限に，股関節角度の減少にともなっ










身体的特徴を，体重 60kg，伸張 170cm，片脚の荷重を体重の 18.5%とする．  
第 2 章表 2.3 に示した股関節モータの最大出力トルクは 28[Nm]である．手足を伸ばし
た直立状態とすると，式 (4.1)において，Lf=0.5[m]，mf=60*0.185=11.1[kg]，g=9.8 より，
遊脚アシストで必要とされるトルク Tf は，Tf＝0.5*60*0.185*9.8*sinθ より，Tf＝54sinθ
となる．ここで 100%アシストできる股関節角度 θ の範囲は，  
54 sin ߠ ൏ 28         (4.13) 
で求めることができる．  
同様に保持脚の場合は，保持脚以外の荷重が重心位置に集まっていると仮定し，股関
節 か ら 重 心 ま で の 距 離 を 0.2m と す る と ， 式 (4.2) に お い て ， Lh=0.2[m] ，
mh=60*0.815=48.8[kg]，g=9.8 より，保持脚アシストで必要とされるトルク Th は，  
Th＝0.2*60*0.815*9.8*sinθ より Th＝96*sinθ となる．この場合 100%アシストできる股関
節角度 θ の範囲は，  
96 sin ߠ ൏ 28         (4.14) 
  































となる．式 (4.13) 式 (4.14)より遊脚と保持脚のアシスト可能範囲をグラフ化したものを図
4.9 に示す．この図では股関節角度を 90[deg]まで表示しているが，図 4.10 の例に示すよ
うに，人の歩行による股関節角度の最大値は，遊脚で 50[deg]前後，保持脚では 40[deg]
以下となる．図 4.9 より，本スーツの場合，装着者の要求するアシスト量に対し，遊脚
側で約 70%，保持脚側で約 40%のアシストが可能であることが分かる．  
  
Fig.4.10 Measured hip joint angles of swinging leg(plus side) 




Fig.4.9 Hip joint angle and assist ratio
Assist Limit Line

































アシスト遅れの違和感は図 4.3，図 4.4 に見られる荷重の移動で説明できる．図 4.3，




















































をおこなっている．図 4.13 示すように，遊脚と保持脚をアシストするトルクの抗力は，  



















①Swing phase ②Non-assist phase ③Support phase ④Non-assist phase
Fig.4.12 Measured foot switches during walking
Time[s] 


























Fig.4.13 Assist torque and reaction torque









算する．最後に、ステップ 74 にて，前章 3.2 で求めた歩行割合による補正を行った後に，
歩行アシストに必要な左右股関節トルクを決定する．以下にステップ 72 及びステップ























Fig.4.14 Flowchart of power assist control of walking motion 
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まず、ステップ 72 の歩行時に必要とされる遊脚側トルクの計算方法についての詳細フ




し，ステップ 133 にて振上側にパラメータ Tfmax「遊脚側最大出力」のトルクを，パラメ
ータ Ta「加速時間」の期間出力する．振り上げ初期に必要とされる加速トルクを確保す  
る．ステップ 133 の加速トルク出力後も振上げ動作が続く場合は，ステップ 134 にてパ
ラメータ Tfmax「遊脚側最大出力」・パラメータ θ fp「遊脚側通常使用範囲」を基に，ステ



























Fig.4.15 Flowchart of calculation of power assist torque of swinging leg 
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フローを図 4.16 に示す．ステップ 75 にて「保持脚」と判断された場合は，直立姿勢を
保持する方向にトルクを出力する．ステップ 76 にて股関節角度を読み込み，ステップ
























Fig.4.16 Flowchart of calculation of power assist torque of supporting leg







検証結果を図 4.18 から図 4.20 に，その時使った装着者のパラメータを表 4.2 から表
























Fig.4.17 Picture of walking motion






















































































Fig.4.18 Walking data by subject A
(Trigger of left 
swinging leg) (Trigger of leftswinging leg)
(Trigger of right
swinging leg) (Trigger of right
swinging leg) 






















































































Fig.4.19 Walking data by subject B
(Trigger of right 
swinging leg) (Trigger of left
swinging leg)
(Trigger of right
swinging leg) (Trigger of left 
swinging leg) 
Left leg






















































































Fig.4.20 Walking data by subject C
(Trigger of right
swinging leg) (Trigger of left 
swinging leg) 
(Trigger of right
swinging leg)(Trigger of left
swinging leg)
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上げる重量物の質量を ml[kg]，股関節からの距離を Ll[m]とすると，質量 ml を持ち上げ
アシストするのに必要なトルク Tl は，  






























持ち上げで必要とされるトルクと股関節角度 θ との関係は，式 (4.15)で与えられるが，
モータ出力を人の力の範囲内としているため，アシスト出力の最大値はモータ最大出力
の制約を受ける．モータの最大出力トルクを TMmax とすると，持ち上げアシストトルク
として供給できる最大トルク Tl はモータ 2 台分として式 (4.16)となる．  
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௟ܶ ൌ െ ௟ܶ௠௔௫ sin ߠ ሾܰ݉ሿ        (4.17) 
 
(2) 持ち上げ通常使用範囲：θ lp 
持ち上げ動作の最大角度は (π/2)[rad]であるが，股関節角度が (π/2)[rad]以下でも十分
なアシストが得られるよう，通常使用範囲で最大出力を可能とするためのパラメータ
である．式 (4.17)に条件を付加して式 (4.18)となる．  





タ「不感帯 θn」とした．持ち上げ出力トルクに式 (4.19)が追加となる．  
௟ܶ ൌ ൜ 0									݂݅					ሺߠ ൏ ߠ௡ሻ	െ ௟ܶ						݈݁ݏ݁																			        (4.19) 
 




持ち上げ最大出力 (Tlmax)のトルクを出力する．式 (4.19)に条件を追加して式 (4.20)となる． 
௟ܶ ൌ ൜ ௟ܶ݉ܽݔ						݂݅					ሺܶ ൏ ௟ܶ௔ሻ	௟ܶ 															݈݁ݏ݁																			        (4.20) 
本項では持ち上げにおけるアシストトルクを，装着者に合わせて調整するためのパラメ
ータ (1)から (4)を使って，式 (4.17)から式 (4.20)にて定式化する．またパラメータ (1)から (4)
と股関節角度の関係を図4.22に纏める．図に示すように (A)持ち上げ開始とともに， (B)
に示す (2)持ち上げ通常使用範囲 (θ lp)と股関節角度で決まるトルクを (C)の (4)持ち上げ加
速時間 (Tla) のあいだ出力する．加速時間中のトルクは持ち上げ開始時の股関節角度と
(1)持ち上げ最大出力 (Tlmax) によって決まる．その後出力トルクを股関節角度に従って減
少する．股関節角度が (D)の0[deg]となるか (3)不感帯 (θn) 以下となった時点で出力トルク
を切り，持ち上げアシストを終了する．  
  


























算にあたってモータの最大出力トルク Tl=28*2[Nm]，股関節からの距離 Ll[m] =0.5[m]，
動作股関節角度 θ=π/2[red]とした．これより持ち上げ可能な重量物の質量は Ml=11.43[kg]
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4.3.6 持ち上げアシストフロー 
持ち上げ動作では，図 3.26 に示すステップ 83 で装着者の持ち上げ意図を検出した時
点で，股関節角度に応じた持上げに必要なアシストトルクを計算する．持ち上げアシス
トを実行するための制御フローを図 4.23 に示す．  
上体制御に必要なトルクはステップ 91 から 93 で計算する．ステップ 91 の持ち上げ制
御開始直後のパラメータ「持ち上げ加速時間：Tla  」内では，パラメータ「持ち上げ最大
出力：Tlmax  」とパラメータ「持ち上げ通常使用範囲： θ lp  」をもとに計算された股関節
角度に応じた最大トルクを出力する．ステップ 92 にて，パラメータ「持ち上げ加速時間：



























Fig.4.23 Flowchart of power assist control of lift-up motion
































Fig.4.24 Picture of lifting-up motion





































































Fig.4.25 Lifting-up data by subject A
ON 
OFF






































































Fig.4.26 Lifting-up data by subject B
ON 
OFF






































































Fig.4.27 Lifting-up data by subject C
ON
OFF






































































Fig.4.28 Lifting-up data by subject D
ON
OFF
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Fig.4.29 Lifting-up data by subject A























裁定制御されたアシストトルク T は，歩行推定を Ew，持ち上げ推定を El，歩行トルク
を Tw，持ち上げトルクを Tl とすると，  
ܶ ൌ ൜ ௟ܶ								݂݅							ሺܧ௟ ൐ 0ሻ	
௪ܶ							݈݁ݏ݁																				        (4.21) 
となる．  
これを実現する股関節の裁定制御フローを図 4.30 に示す．ステップ 60 では，装着者
の姿勢情報の内，腰関節角度の変化とフットスイッチの変化を基に前章 3.2 による歩行
割合を計算する．ステップ 70 で前述 4.2 による歩行時に必要とされる遊脚側トルクと保
持脚側トルクを計算する．ステップ 80 では，装着者の姿勢情報を使って，前章 3.3 によ
る持ち上げ作業をしているかどうかを推定する．推定後，ステップ 90 にて前述 4.3 によ
る持ち上げ制御に必要な股関節角度に比例したアシストトルクを計算する．その後ステ
ップ 120 にて推定の優先順位を判断し，ステップ 121 にて持ち上げ優先順位に応じてア
シストトルクを出力する．パラメータ「不感帯 θn」に入って持ち上げ制御が終了するま
Fig.4.30 Flowchart of decision control of hip joint assist










































Fig.4.31 Example of decision control for hip joint assist 
Control the ratio of walking 
 estimation down to 0[%] 
by detecting lifting-up motion
Start of power assist control
 of lifting-up motion 
 by pushing on glove switch
Start of power assist control
 of lifting-up motion 
Stop of power assist control 
 of lifting-up motion 
by pushing off glove switch
Stop of power assist control 
 of lifting-up motion 
Count the ratio of 
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５．１ 緒言  
 


















セイコムテック株式会社製 MQAir を用いて計測した．図 5.1 に歩行動作における表面筋
電位計測箇所を示す．  
被験者は 40 歳代の男性 1 名で，実験回数はアシストスーツ装着時，非装着時ともに各
5 回行った．また歩行速度はパワーアシストスーツ非装着時，装着時ともにウォーキン
グ運動を想定して速度 1.25[m/s]にて平地を 10m 歩行した．表 5.1 は実験条件であり，図
5.2 は歩行動作実験中の写真である．  
取得した表面筋電位はそのままでは定量的な評価が難しいため，まず式 (5.1)を用いて
RMS(Root mean Square)処理 (41)を行い特徴量の抽出を行った．式 (5.1)内の N はセグメン
ト数，ݒ௜は i サンプリング目の電圧値である．本研究ではセグメント数 N を 1000 とし， 
  
























Subject One 40s male 
Walking 
 distance 10m on a flat plane 
Walking 
 time 8s(1.25m/s) 
Trial 
 number 
5times without assist 







Table 5.1 Experiment condition
Fig.5.2 Picture of walking motion

























































Fig.5.3 Comparison between integral rms EMG signals
























































5.2.2 エネルギ消費量・Mets・心拍数による検証  
呼気ガス分析による歩行時のエネルギ消費量の軽減に関する検証を行った．屋内に設
置したトレッドミル（ジョンソンヘルステックジャパン株式会社製 ADVENTURE 1 PLUS）
を使用し，パワーアシストスーツ非装着の場合と，パワーアシストスーツを装着しアシ
ストを受けた場合での歩行をそれぞれ行い，そのときの被験者の呼気ガスを，有限会社
アルコシステム製 ARCO-2000-MET を用いて計測した．図 5.5 は歩行動作実験中の写真
である．  
被験者は A(30 歳代 )・B(30 歳代 )・C(40 歳代 )・D(20 歳代 )の男性 4 名で，いずれもア
Fig.5.5 Pictures of walking experiment
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シストスーツ装着の経験は無い．実験回数は各被験者についてアシストスーツ非装着時
1 回，装着時 2 回の 3 回行った．また歩行速度はパワーアシストスーツ非装着時，装着
時ともにウォーキング運動を想定して 1.25[m/s]とし，測定時間は 1200 秒とした．各実
験間は，基本的に心拍数が安静時心拍数に戻るまで休憩を行ったが，体質や身体能力の
差により安静時心拍数に戻るまで時間がかかる被験者が複数存在したため，休憩時間を
最大 10 分間として実験を行った．対象動作区間での，呼気ガス中の酸素消費量 (VO2)と




ܴܧܧ ൌ 3.9 ൈ ܸܱଶ ൅ 1.1 ൈ ܸܥܱଶ       (5.2) 
持ち上げ動作時のエネルギ消費量の測定結果を図 5.7 から図 5.10 に，それを集計した
結果を図 5.6 に示した．1200 秒間のエネルギ消費量を積算し，パワーアシストスーツ非
装着時を (1)として正規化している．2 回の歩行動作における各被験者での平均軽減率は




















  Fig.5.6 Results of energy expenditure of walking experiment






















































: With assist 1st























: With assist 1st
: With assist 2nd
Fig.5.8 Energy expenditure of walking with and without assist(subject B)
Fig.5.7 Energy expenditure of walking with and without assist(subject A)






























: With assist 1st























: With assist 1st
: With assist 2nd
Fig.5.9 Energy expenditure of walking with and without assist(subject C)
Fig.5.10 Energy expenditure of walking with and without assist(subject D)





























次にこの時の被験者 A の METs を以下の式から算出したものを図 5.11 に示す．  
EE［kcal］=1.05×体重［kg］×運動時間［h］×METs  の計算式から  
METs = EE/（1.05×体重×運動時間） に変換して算出した．  
心拍数についても確認したが，図 5.11，図 5.12 に示すように，MTEs・心拍数ともア
シスト効果により減少している．  
  
Fig.5.11 METs of walking with and without assist(subject A) 
Without assist With assist 1st With assist 2nd
Fig.5.12 Heart rate of walking with and without assist(subject A)
Without assist With assist 1st With assist 2nd
































Fig.5.13 Pictures of lift-up motion
Start Semi-squat Lift-up Semi-squat End 
1 2 3 5 4
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に検証する．被験者は 40 歳代の男性 1 名で，実験回数はパワーアシストスーツ装着時，
非装着時ともに各 5 回行った．また動作速度はパワーパワーアシストスーツ非装着時， 




者の体重 72[kg]の 40[%]以下となる，質量 23[kg]と設定した．  
表面筋電位計測信号を RMS 処理し時間積分した値を 1 とし，装着時のそれぞれの値
を比較した．結果を図 5.17 に示す．これより筋活動が脊柱起立筋では 48[%]，腹直筋で
は 37[%]，大腿四頭筋では 9[%]減少していることがわかる．  
 
 
Subject one 40s male 
Mass of 
lift-up object 23[kg] 
Lift-up time 5[s] 
Lift-up 
height 0.6[m] 







Table 5.2 Experiment condition
Fig.5.16 Picture of lift-up motion
















one 20s male 
two 30s male 
one 40s male 
Mass of 
lift-up object 13[kg] and 23[kg] 
Lift-up time 4[s] 
Lift-up  
height 0.6～0.7[m] 
Report time 180[s] 
Trial  
number 
1time without assist 
1time with assist 




表 5.3 は実験条件であり，図 5.18 は持ち上げ動作実験中の写真である．実験は公平性を






がかかる被験者が複数存在したため，休憩時間を最大 10 分間として実験を行った．  
図 5.19 から図 5.26 に被験者 4 名の測定結果を示した．  
  
Table 5.3 Experiment condition
Fig.5.18 Pictures of lifting-up experiment
Fig.5.17 Comparison between integrated rms EMG signals















































































Table 5.4 Experiment procedure
Fig.5.19 Energy expenditure of lifting-up 13kg object
 with and without assist(subject A) 

































Fig.5.20 Energy expenditure of lifting-up 13kg object
 with and without assist(subject B) 
Fig.5.21 Energy expenditure of lifting-up 13kg object 
 with and without assist(subject C)

































Fig.5.22 Energy expenditure of lifting-up 13kg object 
 with and without assist(subject D)
Fig.5.23 Energy expenditure of lifting-up 23kg object 
 with and without assist(subject A)

































Fig.5.24 Energy expenditure of lifting-up 23kg object 
 with and without assist(subject B)
Fig.5.25 Energy expenditure of lifting-up 23kg object 
 with and without assist(subject C) 

















図 5.19 から図 5.26 までの，持ち上げ動作時のエネルギ消費量の測定結果を集計し図
5.27 に示した．180 秒間のエネルギ消費量を積算し，パワーアシストスーツ非装着時を
(1)として正規化している．2 回の持ち上げ動作における各被験者での平均軽減率は，質
量 13[kg]の場合 A で 18[%]，B で 38[%]，C で 45[%]，D で 36[%]であった．質量 23[kg]





Fig.5.26 Energy expenditure of lifting-up 23kg object 
 with and without assist(subject D)





















Fig.5.27 omparison between energy expenditure
 with and without assist during lifting-up motion 
(a) Lift-up 13kg object




























































(b) Lift-up 23kg object
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Fig.5.28 METs of lifting-up motion with and without assist(subject A)
(a)Lifting 13kg object
(b)Lifting 23kg object
Without assist With assist 1st With assist 2nd
Without assist With assist 1st With assist 2nd

































大腿二頭筋で 46[%]，大腿直筋で 27[%]，紡工筋で 27[%]．大腿筋膜張筋で 21[%]の減少
率であった．アシストされていない下腿への影響についても検証したが，腓腹筋につい
ては 17[%]，前脛骨筋についても 2[%]の減少が見られた．また質量 23[kg]の持ち上げ動
作における筋活動の検証では，脊柱起立筋で 48[%]，腹直筋で 37[%]，大腿四頭筋で 9[%]
Fig.5.29 Heart rate of lifting-up motion with and without assist 
(a) Lift-up 13kg object
(b) List-up 23kg object




























































































Fig.6.1 Examples of application for agricultural work
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本研究で開発したパワーアシストスーツは，条件不利地域における健常者の歩行と持
ち上げ作業を安全に支援する機器として，作業エリアを自由に移動し，装着者の動作を
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